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    Abstrakt 
V této bakalářské práci je vypracován přehled základních biomateriálů na bázi kovů, které se 
v dnešní době používají. Jednotlivé materiály jsou popsány a posouzena jejich vhodnost pro 
různé aplikace na základě chemického složení a mikrostruktury a tedy i mechanických a 
korozních vlastností. 
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Abstract 
In this bachelor thesis the objective was to make a summary of the basic metal-based 
biomaterials, which are presently used. These single materials are described and its suitability 
for various appliacation is evaluated depending on its chemical structure and microstructure, 
and its mechanical and corrosion characteristics.  
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1. Úvod 
Lidstvo stárne. Ve vyspělých státech roste jak průměrný věk, tak průměrná délka života. Stejně 
jako u strojů, se i u živých organismů objevuje problém s opotřebováním a únavou materiálů, 
ze kterých je organismus stavěn. U strojních zařízení lze poškozené součásti snadno nahradit 
novými a obdobná myšlenka se realizuje i u lidského organismu. Proč by se nemohly 
poškozené části nahradit novými, umělými implantáty, které budou splňovat potřeby pro 
plnohodnotné nahrazení lidských aparátů? Takovéto úvahy přivedly vědce k zavedení nového 
oboru, ve kterém je snaha vyrobit materiál a z něj posléze výrobek, který bude splňovat náročné 
podmínky umístění v lidském těle s co nejmenším dopadem na organismus.  
Materiály splňující tyto nároky byly označeny za biomateriály a jejich výzkum dosáhl 
během posledních sta let ohromného pokroku. Primárním zdrojem pro vývoj biomateriálů se 
stejně jako ve strojním průmyslu staly kovy, díky široké škále vlastností jednotlivých materiálů, 
které lze ještě dále upravovat tepelným zpracováním, povrchovými úpravami atd.  
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2. Cíle práce 
Cílem této bakalářská práce je vypracování přehledu základních biomateriálů na bázi kovů, 
které se v dnešní době používají. Dílčím cílem je pak posouzení jejich vhodnosti pro různé 
aplikace na základě chemického složení a mikrostruktury a tedy i mechanických a korozních 
vlastností. 
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3. Biomateriály 
Pojmem biomateriál se dají nazvat látky „neživé“ povahy, které při dlouhodobém pobytu 
v organickém prostředí (in vivo) nezpůsobují nežádoucí účinky. Těmito látkami se myslí kov, 
keramika či polymer, které jsou využívány v případě selhání původního organického aparátu, 
aby jej nahradily nebo podpořili v průběhu hojení. Z pohledu samotné transplantace se mohou 
použít i materiály organického původu, a proto můžeme nahrazující část dělit podle zdroje kdy:  
a) zdrojem je samotný subjekt (sám pacient) – v anglické literatuře označován pojmem 
„autograft“ 
b) zdrojem je subjekt podobné biologické povahy (jiný člověk) – „allograft“ 
c) zdroj je jiný živočišný druh – „xenograft“  
  [1]                                        
Z pohledu materiálového inženýrství je vedle mechanických vlastností brán velký zřetel 
především na biokompatibilitu, tedy vzájemnou snášenlivost mezi materiálem a prostředím, do 
něhož je materiál implantován. Podle tohoto měřítka se biomateriály dělí na: 
a) toxické  
b) inertní 
c) bioaktivní 
d) biodegradabilní 
[2] 
3.1. Toxické materiály 
Tyto materiály jsou z pohledu biokompatibility naprosto nepřípustné. Jejich interakce se živým 
organismem totiž může způsobovat záněty či dokonce vést ke vzniku rakovinotvorného bujení. 
3.2. Inertní materiály 
Hlavní předností těchto materiálů je jejich schopnost nevytvářet chemické vazby s okolní živou 
tkání a tudíž mezi implantátem a okolím dochází k minimální interakci. Živá tkáň pak pouze 
kolem implantátu vytvoří vazivové pouzdro. Tento typ materiálů se nejčastěji používá pro 
kosterní a kyčelní náhrady či výztuhy. [3] 
 U těchto typů implantátů jsou kladeny největší nároky na mechanické vlastnosti. Tyto 
nároky většinou nejlépe splňují materiály na bázi kovu, které nejlépe odpovídají požadavkům 
zejména na modul pružnosti, pokud možno co nejlépe napodobující lidskou kost. Porovnání 
mechanických vlastností nejčastěji užívaných materiálů s kortikální kostí je v tabulce 1. 
 
Tab. 1 Porovnání mechanických vlastností nejtypičtější biomateriálů a kosti [4] 
 
Materiál Youngův modul [GPa] Mez kluzu [MPa] Pevnosti v tahu [MPa] 
Mez únavy 
[MPa] 
Nerez. Ocel 190 221-1213 586-1351 241-820 
Co-Cr slitiny 210-253 448-1606 655-1896 207-950 
Titan 110 485 760 300 
Ti-6Al-4V 116 896-1034 965-1103 620 
kortikální kost 15-30 30-70 70-150 / 
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Dominantní postavení z pohledu modulu pružnosti zaujímají slitiny titanu. (viz obr. 1) 
 
Obr. 1 Porovnání modulů pružnosti některých materiálů a kosti [5] 
 
Další důležitou vlastností je již zmíněná minimální interakce s okolím. Zde už se okruh 
použitelných materiálů značně zužuje. Většina materiálů na bázi kovů má totiž účinky, které 
jsou naprosto nežádoucí. (viz obr. 2) 
 
Obr. 2 Porovnání biokompatibility čistých kovů a některých slitin [5] 
 
 Ani používané materiály nemají stoprocentní biokompatibilitu. Vyskytuje se zde problém 
s částicemi uvolněnými korozí nebo třením. Tyto částice se ukládají do okolních tkání a mohou 
nepříznivě působit a celý organismus. V tomto ohledu ukazují excelentní odolnost vůči otěru 
keramické materiály, které se proto používají například pro hlavice kloubních implantátů. U 
kovových materiálů se vedle vhodně zvoleného a co nejméně reaktivního základního kovu 
klade velký důraz na povrchové úpravy.     
Těmto náročným požadavkům nejlépe odpovídají nerezové oceli, Co-Cr slitiny a slitiny 
titanu. Ostatní kovy, které podle obrázku 2 také vykazují vhodné vlastnosti, jsou momentálně 
ekonomicky nevýhodné, a proto se jejich užití v širším měřítku zatím neaplikuje. [2] 
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3.3. Bioaktivní materiály 
Bioaktivní materiály byly původně objeveny, aby reagovaly s okolní tkání tvorbou mechanicky 
pevného spojení mezi hostitelskou tkání a implantátem. Podle definice je bioaktivním 
materiálem takový materiál, který vyvolává specifickou biologickou odezvu na rozhraní 
implantátu a živého okolí, která vede k vytvoření vazby mezi tkání a materiálem. [6,7] 
V dnešní době se termínem bioaktivní materiál obecně odkazuje na biomateriály, které mají 
schopnost řídit reakci v biologickém systému během jeho interakce s implantátem. Ty mají 
následující biologické efekty: 
 
a) Stimulace diferenciace nebo proliferace buněk  
b) Stimulace genové a tkáňové regenerace  
c) Uvolňování bioaktivních molekul, na které tělo reaguje aktivní a efektivní obnovou a 
opravou zhoršených funkcí orgánů 
 
Například ideální materiál kostní náhrady potřebuje mít všechny charakteristiky 
osteokonduktivity, osteogeneze a osteoinduktivity. Osteokonduktivita se týká situace, kdy 
náhrada kostního štěpu podporuje upevnění nových osteoblastů (aktivní kostní buňka tvořící 
ossein – základní kostní hmotu) a osteoprogenitory (buňky vytvářející  osteoblasty), 
poskytujících propojenou strukturu, ve které se mohou nové buňky přesunovat a kde se mohou 
tvořit nové cévy. U osteogeze se jedná o situaci, kdy jsou osteoblasty, nacházející se v místě 
tvorby nové kostní tkáně, schopné produkovat minerály podporující vápenatění kolagenové 
matrice, která tvoří podklad pro nové kosti. Osteoinduktivita se týká schopnosti kostního štěpu 
k vyvolání diference nerozlišených kmenových buněk nebo osteoprogenitorových buněk do 
osteoblastů. [7] 
Lékařské aplikace bioaktivních materiálů se více či méně zaměřují na opravy tvrdé tkáně v 
zubařství a ortopedii pomocí implantátu z biokeramiky a bioskla, založené na principu 
vytvoření vrstvy hydroxyl uhličitanového apatitu (HCA) na rozhraní pevné tkáně a implantátu 
obsahujícího bioaktivní látky. Tato HCA vrstva eventuálně vede k vytvoření silné vazby mezi 
implantátem a tkání, která ho pevně drží na místě. [7] 
S rozvojem biomateriálů byl pojem biologicky aktivních materiálů rozšířen i mimo tuto 
oblast působnosti. Molekulární konstrukce bioaktivních materiálů může být vytvořena tak, aby 
byla schopna reagovat na okolní tkáně, čímž se dosáhne požadované funkce pro konkrétní 
lékařské aplikace. [7] 
V současné době lékařské aplikace bioaktivních materiálů pokrývají téměř všechny oblasti 
medicíny, včetně tkáňového inženýrství a regenerativní medicíny, ortopedie, oběhových 
systémů, genové terapie, plastické chirurgie a rekonstrukce těla, podávání léků a prostředků 
diagnostiky, jako jsou například biosenzory. [7] 
 
3.4. Biodegradabilní materiály 
Implantáty z biomateriálů se mohou používat buď jako náhrada nemocné části nebo jako pomoc 
při hojení. Zatímco první aplikace vyžaduje, aby implantáty zůstaly v těle permanentně, u druhé 
aplikace se předpokládá dočasná funkce implantátu. Proto v případech, kdy je pro tyto dočasné 
aplikace použit permanentního implantátu, je po ukončení hojení většinou nutné provést další 
chirurgický zákrok k jeho odstranění. Tento proces se jeví nevýhodný jak z pohledu zdraví 
pacienta, tak i z pohledu ekonomického. [8] 
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Naproti tomu biologicky odbouratelné materiály se rozpustí poté, co je proces hojení 
ukončen, a proto nejsou nutné žádné další chirurgické zákroky pro odstranění těchto implantátů. 
Další výhodou je absence komplikací spojeným s dlouhodobým pobytem cizího tělesa 
v lidském organismu (například záněty čí mutace spojené s částicemi uvolněnými korozí). 
Tento jev je spojen s vlastnosti biodegradabilních materiálů, kdy jsou produkty rozkladu 
vstřebány metabolismem lidského těla. [8] 
Polymery byly první materiály, které byly použity jako komerční biologicky rozložitelné a 
biologicky absorbovatelné materiály na implantáty. Nejstarší a nejčastěji používané 
vstřebatelné materiály zahrnují kyseliny poly-glykolovou (PGA), kyselina poly-mléčnou 
(PLA), poly-dioxanovou (PDS). Nicméně, tyto materiály jsou omezeny jejich nízkou pevností. 
Nízká mechanická pevnost silně omezuje použití polymerních materiálů jako nosný a podpůrný 
element tkání, u kterých je požadováno, aby vyhovovaly mechanickým potřebám lidského těla. 
Kovy mají vhodnější mechanické vlastnosti vzhledem ke své vysoké pevnosti a lomové 
houževnatosti, nicméně, většina kovů je biologicky nevstřebatelná nebo dokonce toxická. 
Studie ukázaly, že konvenční chirurgické slitiny, jako je nerezavějící ocel, kobalt, chrom a 
slitiny na bázi niklu uvolňují produkty koroze, které jsou škodlivé pro lidské tělo. [8] 
Na druhé straně hořčík a jeho korozní produkty mají vynikající biokompatibilitu a jsou 
považovány za slibnou technologii pro dočasné lékařské implantáty. V důsledku toho získal 
hořčík značnou pozornost v oblasti výzkumu materiálů pro rozložitelné a biologicky 
absorbovatelné zdravotnické aplikace. Nejatraktivnější fyzikální vlastnosti hořčíku jsou jeho 
vysoká měrná pevnost a modul pružnosti, který se blíží lidské kosti. Tyto vlastnosti mají velký 
význam. Vysoká mechanická pevnost snižuje množství potřebného materiálu implantátu pro 
dané aplikované zatížení a snížení elastického modulu pružnosti zmírňuje účinky efektu 
odstíněného napětí mezi kostí a materiálem implantátu. [8] 
 
4. Nerezové oceli 
V průběhu staletí byly slitiny železa a zejména oceli využívány jako základní materiál téměř ve 
všech odvětvích a ne jinak je tomu dodnes. Proto byly tyto slitiny mezi prvními testovanými 
pro použití v medicíně. Do té doby hojně užívané drahé kovy jako například zlato, které se 
zejména díky své dobré biokompatibilitě často užívaly v dentální medicíně, nebyly vhodné pro 
podpůrné aplikace. Zde se oceli jevily velmi slibně díky široké škále vlastností, kterých se dá 
docílit vhodným legováním. Problém pak byla zejména nízká korozivzdornost.   
Tento problém byl vyřešen přidáním minimálně 13 % chromu, který zajišťuje vznik 
ochranné vrstvy oxidu chromu na povrchu, a tak umožňuje slitině odolávat koroznímu 
prostředí. Tato korozivzdornost se dá dále zlepšovat zvýšením obsahu chromu. Dalšími prvky, 
které se používají k legování nerezových ocelí v bioinženýrství, jsou například molybden 
z důvodu zvýšení odolnosti proti korozi (bodové a štěrbinové) v chloridovém prostředí nebo 
dusík zvyšující mechanickou pevnost a také odolnost proti bodové korozi. Vysoce ceněná je 
zejména jejich nižší ekonomická náročnost a možnost výroby pomocí běžných postupů (tváření, 
svařování). Dalšími výhodami jsou vysoká houževnatost a snadná obrobitelnost. Při porovnání 
kovaných a litých ocelí se ukazuje, že kované oceli vykazují vyšší mez kluzu. Oproti tomu mají 
tyto oceli nižší únavovou pevnost, biokompatibilitu a odolnost proti korozi v porovnání 
s ostatními slitinami vyžívanými pro medicínské implantáty. [2, 9]  
Základní dělení nerezových ocelí pro medicínské využití se provádí podle mikrostruktury. 
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4.1. Martenzitické nerezové oceli 
Tato strukturní fáze se vyznačuje BCC krystalickou mřížkou. V porovnání se zbylými dvěma 
fázemi vykazují martenzitické nerezové oceli dobré mechanické vlastnosti a průměrnou 
korozivzdornost. Obsah chromu se pohybuje mezi 10,5 % a 18 %. Obsah uhlíku může 
dosahovat hodnot do 1,2 %. Množství chromu a uhlíku jsou ve svém poměru upraveny tak, 
abychom dostali výslednou martenzitickou sktrukturu. Jiné prvky jako například wolfram, niob 
nebo křemík mohou být použity pro změnu tuhosti oceli. Důležitým legujícím prvkem je nikl. 
Přidáním malého množství tohoto prvku se zlepšuje odolnost vůči korozi a tuhost. Pro lepší 
opracovatelnost kovu se ocel leguje sírou. [2, 9] 
 Aplikace martenzitické nerezové oceli se díky jejím dobrým mechanickým vlastnostem 
zaměřuje na chirurgické a zubní nástroje. U těchto nástrojů je kladen velký důraz na vysokou 
tvrdost, odolnost vůči opotřebení, dobrou odolnost proti otupení a udržení profilu. Dále je 
kladen důraz také na uspokojivou odolnost vůči korozi potřebnou při aplikaci čistících a 
desinfekčních prostředků. Díky těmto vlastnostem jsou martenzitické nerezové oceli používány 
jako výchozí materiál pro kleště, skalpely, kyrety, zubní vrtačky a nástroje pro nalezení a 
uvolnění zubních kořenů. Nevýhodou těchto ocelí je to, že jsou magnetické. [9, 10]  
Tyto oceli se dle ASTM F 889 označují jako třída 400. Dále jsou rozděleny do několika 
podtříd podle legujících prvků (viz obrázek 3. a tabulka 2.).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Obr. 3 Rozdělení martenzitických nerezových ocelí [11] 
 
Tab. 2 Složení martenzitických nerezových ocelí [%] [5] 
Typ oceli C  Mn Si Cr Ni P S Mo 
410 0,15 1 1 11,5-13,5 / 0,04 0,03 / 
414 0,15 1 1 11,5-13,5 1,25-2,5 0,04 0,03 / 
416 0,15 1,25 1 12,0-14,0 / 0,06 0,15 0,6 
420 0,15 1 1 12,0-14,0 / 0,04 0,03 / 
431 0,2 1 1 15,0-17,0 1,25-2,5 0,04 0,03 / 
440 0,6-0,75 1 1 16,0-18,0 / 0,04 0,03 0,75 
 
 
4.1.1 Typ 420 
Tento typ martenzitické oceli vykazuje velmi dobrou odolnost vůči opotřebení, s čímž je 
spojena i dobrá odolnost proti otupení, zvlášť důležitá u řezných nástrojů. Tato vlastnost je 
způsobena tvrdostí okolo 52 HRC v kombinaci s karbidy chromu. Nevýhodou je malý obsah 
chromu (okolo 13 %), což vede k nepříliš dobré korozivzdornosti. Tento obsah chromu je 
snížen díky precipitaci karbidu Cr23C6 v kaleném a temperovaném stavu. [10, 11] 
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4.1.2 Typ 431 
Tato slitina vykazuje díky zvýšenému obsahu chromu lepší korozivzdornost. To je však na 
úkor nižší tvrdosti pohybující se okolo 43 HRC. [10, 11] 
 
4.1.3 Typ 440 
Zde se díky zvýšenému obsahu uhlíku dá dosáhnout tvrdosti až 60 HRC. To je způsobeno tím, 
že se ve struktuře vyskytuje velké množství karbidu Cr23C6. Materiál vykazuje výbornou 
odolnost proti otupení. Nevýhodou je však, stejně jako u typu 420, nízká korozivzdornost a dále 
také křehkost. [10, 11] 
4.2. Feritické nerezové oceli 
Tyto oceli se vyskytují s BCC krystalickou mřížkou. Díky stejné krystalické mřížce jako u 
martenzitických ocelí vykazují stejný problém s magnetismem. Obsah chromu se pohybuje 
mezi 11% a 30%. Pro dosažení specifických vlastností se používá legování prvky jako je 
například niob, křemík nebo molybden. Pro zlepšení obrobitelnosti výsledné slitiny se používá 
síra a navíc také selen. Na rozdíl od martenzitických však mají feritické oceli minimální obsah 
uhlíku, což vede k tomu, že není možné tyto oceli vytvrzovat tepelným zpracováním. 
Zpracování za studena také není používáno z důvodu nízké tažnosti těchto materiálů. Tento typ 
ocelí má omezené využití většinou orientované pouze na rukojeti nástrojů. [9] 
4.3. Austenitické nerezové oceli 
Austenitická nerezová ocel má FCC krystalickou strukturu. Díky této krystalické struktuře má 
tato ocel oproti předchozím dvěma ocelím jednu nespornou výhodu a tou je necitlivost vůči 
magnetickému poli. Přidáním dalších legujících prvků jako jsou molybden, niob, křemík a 
hliník se může zlepšit odolnost vůči důlkové korozi a oxidaci. 
Podobně jako u feritických ocelí je i u austenitických nerezových ocelí, díky malému obsahu 
uhlíku, nemožnost vytvrzení pomocí tepelného zpracování. Nicméně, tváření za studena se 
běžně provádí za účelem zvýšení jejich tvrdosti.  
Austenitická nerezová ocel vykazuje excelentní kryogenní vlastnosti, pevnost za vysokých 
teplot, odolnost vůči oxidaci a dobrou tvárnost.  
Hlavními legujícími prvky jsou chrom, nikl a mangan. Obsah chromu se pohybuje mezi 
15 % a 20 %, niklu mezi 3 % a 14 % a manganu mezi 1 % a 7,5 %. Úroveň tvařitelnosti přímo 
souvisí s přítomností niklu. Ta se s jeho rostoucím množstvím se zlepšuje. [9, 10] 
I přes tyto výhody legování niklem se objevují materiály, u kterých je snaha jeho obsah 
minimalizovat. Tento krok se provádí z důvodu zvýšené citlivosti některých pacientů vůči 
tomuto prvku. V těchto ocelích je tedy nikl nahrazen manganem. Snížený obsah niklu také 
snižuje odolnost vůči korozi. Tento jev je kompenzován zvýšením obsahu dusíku. Za těchto 
podmínek je však potřeba dbát zvýšené pozornosti při ochlazování z kalicí teploty. Pokud 
nejsou dodrženy stanovené podmínky, tak se mohou vylučovat nitridy. [10] 
 
4.3.1 316L  
Nejpoužívanější austenitickou nerezovou ocelí je typ 316L. Jedná se o vakuově odlitou 
nízkouhlíkovou variantu běžné oceli 316. Díky vakuovému lití je vylepšena chemická čistota 
slitiny, která je díky svému složení bez obsahu feritu a vykazuje maximální odolnosti vůči 
důlkové korozi. Chemické složení je znázorněno v tabulce 3. [5, 9] 
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Tab. 3 Chemické složení oceli 316L [9] 
Prvek Cr Ni Mn Mo Cu Si C N S P 
hm. % 17 12 2 3 0,5 0,75 0,03 0,01 0,03 0,03 
 
Tato slitina je běžně použita ve stavu tvářeném za studena. Tento stav výrazně posiluje mez 
kluzu, mez pevnosti a únavovou pevnost (tabulka 4.). Na druhou stranu se oslabuje plasticita. 
Slitina je svařitelná, ale musí se dát pozor, aby se komponenty nestali křehkými. [5, 9] 
Tab. 4 Mechanické vlastnosti nerezové oceli 316L před a po tváření za studena [9]   
Mechanické vlastnosti Youngův modul [GPa] Mez kluzu [MPa] Pevnost v tahu [MPa] 
Žíháno 190 172 485 
Tvářeno za studena 190 690 860 
5. Co-Cr slitiny 
Slitiny na bázi Co-Cr vykazují vysoké mechanické vlastnosti a vyšší korozní odolnost než oceli. 
Pouze jejich plasticita nedosahuje kvalit nerezových ocelí. Asi největší předností Co-Cr sliti je 
odolnost vůči opotřebení, kterému se žádná jiná slitina mezi biomateriály nevyrovná. [12] 
Vzhledem k vysoce legovanému stavu se v prostředí tělních tekutin může objevit galvanická 
koroze, avšak degradace tímto korozním mechanismem je nižší než u ocelí. Co-Cr slitiny jsou 
odolné vůči korozní únavě a koroznímu praskání pod napětím, vykazují tažnost až 8 %, jsou 
odolnější vůči únavovému lomu než oceli. [12] 
Chrom v Co-Cr slitinách se využívá pro jeho schopnost potlačit korozi. Dalšími v malém 
množství přidávanými prvky jsou například molybden nebo wolfram. Jejich přítomnost se 
využívá pro zpevnění slitiny a dalšímu zlepšení odolnosti vůči korozi. Stabilizování γ fáze 
pomocí intersticiálních prvků jako je například dusík vede ke zvýšení pevnosti a snížení 
plasticity slitiny. Binární rovnovážný diagram Co-Cr s vyznačeným obsahem chromu, které 
výhodné k stabilizování γ fáze je znázorněn na obrázku 4. [13] 
 
Obr. 4 Binární rovnovážný digram Co-Cr [14]  
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Komerčně dostupné Co-Cr slitiny vybrané k podrobnějšímu popisu jsou odlévané slitiny, 
nízkouhlíkové kované slitiny a vysokouhlíkové kované slitiny. Mechanické vlastnosti a 
chemické složení vybraných slitin je uvedeno v tabulkách 5 a 6. [5] 
Tab. 5 Chemické složení Co-Cr slitin ve hm. % [5] 
Slitina Cr Mo Ni Fe C Si Mn W P S 
F 75  27-30 5,7 1 0,75 0,35 1 1 0,2 0,02 0,01 
F 90 19-21 / 9.11 3 
0,05-
0,15 0,4 1,2 14-16 0,04 0,03 
F 562 19-21 9-10,5 33-37 1 0,025 0,15 0,15 / 0,015 0,01 
F 563 18-22 3,4 15-25 4,6 0,05 0,5 1 3,4 / 0,01 
F 799 26-30 5,7 1 0,75 0,35 1 1 / / / 
F 1058 
třída 1 19-21 6,8 14-16 / 0,15 1,2 1,5-2,5 / 0,015 0,015 
F 1058 
třída 2 
18,5-
21,5 6,5-7,5 15-18 / 0,15 1,2 1,2 / 0,015 0,015 
 
Tab. 6. Mechanické vlastnosti vybraných Co-Cr slitin [5] 
Slitina Youngův modul [GPa] Mez kluzu [MPa] Pevnost v tahu [MPa] 
F 75 210 448-517 655-889 
F 799 210 896-1200 203-230 
F 90 210 448-648 951-1220 
F 562 232 965-1000 1206 
 
5.1 ASTM F75 Co-28Cr-6Mo 
Komerčně asi nejznámější a nejpoužívanější kobalt-chromová slitina. Vykytuje se pod několika 
obchodními názvy, jako jsou Vitallium, (Howmedica, Inc), Haynes Stellite 21 (Cabot 
Corporation), Protasul – 2 (Sulzer AG) nebo Zimaloy (Zimmer). Hlavním znakem této slitiny je 
excelentní odolnost vůči korozi a to i v prostředí obsahujícím chlor. Této vlastnosti slitina vděčí 
díky vysokému obsahu chromu a oxidu chromu, který se vytváří na povrchu implantátů. [9] 
Implantáty z této slitiny jsou běžně tvarovány do svého finálního tvaru přesným litím. Tento 
proces začíná u voskové formy, která má již tvar finálního produktu. Tato forma je poté 
potažena keramickou vrstvou. Následně je vosková forma roztavena, čímž se vytvoří pouze 
keramická forma. Do té je následně nalévána roztavená slitina o teplotě 1350–1450 °C. Po 
ztuhnutí kovu je keramická forma rozbita a odlitek následně zpracován pro finální účel. Celý 
proces je znázorněn na obrázku 5. [9] 
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Obr. 5 Proces přesného lití [15] 
Mikrostruktura odlitku je většinou tvořena z matrice bohaté na kobalt a karbidů typu 
Co23C6, Cr23C6 a Mo23C6 po hranicích zrn nebo v mezidendritických prostorách. [9] 
 
Obr. 6 Příklad mikrostruktury slitiny ASTM F75 [16] 
Pokud během tuhnutí odlitků dochází k nerovnoměrnému ochlazování, vytvoří se méně 
zárodků a mikrostruktura poté vykazuje větší velikost zrn než je žádoucí. Mezidendritické 
oblasti se stávají bohaté na chrom, molybden, uhlík a jejich karbidy. Dendritické větve jsou 
proto ochuzeny o chrom a tudíž obsahují příliš velké procento kobaltu. Tento jev je nepříznivý 
z pohledu elektrochemické koroze, protože o chrom ochuzené oblasti se chovají ke zbytku 
slitiny jako anoda. Tento jev má za následek také malé rozdíly v mechanických vlastnostech 
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mezi oblastmi bohatými na kobalt a mezidendritickými oblastmi bohatými na chrom. Problém, 
který je důsledkem malého množství zárodků v tavenině se dá částečně odstranit žíháním při 
teplotě 1225 °C. [5] 
Dalším problémem u odlévaných kobaltových implantátů je extrémně velké zrno 
v původních odlitcích. Tento jev je zvláště závažný v implantátech, které mají velký průřez. 
Jakýkoliv účinek chlazení od stěny formy se zde rychle ztrácí a zbývající tavenina tuhne 
pomalu. To má pak za následek hrubé zrno, což se negativně projeví na snížení pevnosti v tahu. 
[5] 
 
5.2 ASTM F799  
U tohoto materiálu se jedná o termomechanicky upravenou slitinu F75. Tato úprava spočívá 
v tom, že odlitek je po odlití ještě kován přibližně při teplotě 800 °C. Tento proces se běžně 
provádí v několika krocích, při kterých dostane implantát požadovaný finální tvar. Během 
těchto kroků se kovací teplota postupně snižuje. Tímto způsobem zpracovaný výrobek může 
vykazovat extrémně vysoké úrovně pevnosti. Navíc na odlitku zbývá minimální množství kovu, 
které je potřeba dodatečně odstranit obráběním. [5, 9] 
Mikrostruktura těchto dodatečně za tepla kovaných odlitků vykazuje daleko více 
protvářenou strukturu než je tomu u odlitků ze slitiny F75. Dále se zde objevuje fáze s HCP 
mřížkou, která vznikne smykovou transformací z FCC matrice. Takto zpracovaný implantát 
následně vykazuje až dvakrát vyšší hodnoty únavové pevnosti, meze kluzu a pevnosti v tahu 
než je tomu u produktů čistě po odlití (F75). [5] 
 
Obr. 7 Mikrostruktura ASTM F799 [17] 
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5.3 ASTM F90 Co-Cr-W-Ni 
Jedná se o kovanou slitinu s obchodním názvem Haynes Stellite 25 (Cabot Coropration) nebo 
L-605 (Udimet). Wolfram a nikl jsou do slitiny přidány za účelem snazšího opracování. Ve 
stavu po žíhání se dají mechanické vlastnosti této slitiny přirovnat ke slitině F75. Po tváření za 
studena však tyto vlastnosti dosahují až dvojnásobných hodnot. Tento rozdíl mezi vlastnostmi 
slitiny F90 v žíhaném a za studena tvářeném stavu znamená, že musí být kladen důraz na to, 
aby deformace komponentu proběhla rovnoměrně a důkladně. Pokud se tak nestane, rozdíly ve 
vlastnostech mohou vést k selhání celého implantátu. Mikrostruktura materiálu je na obrázku 8. 
[5, 9] 
 
Obr. 8 Mikrostruktura ASTM F90 [13] 
5.4 ASTM F562 Co-Ni-Cr-Mo 
Tato slitina, známá také pod názvem MP-35N, se vyznačuje excelentní pevností, vysokou 
plasticitou a odolností vůči korozi. Materiál je tepelně zpracován a následně tvářen za studena 
za účelem vytvoření mikrostruktury s vysokou pevností. Za rovnovážných podmínek má čistý 
kobalt nad teplotou 419 °C FCC krystalovou strukturu a pod touto teplotou HCP krystalovou 
strukturu. Je-li kobalt legován jinými prvky, dochází při zpracování odlitku tvářením za studena 
k částečné přeměně krystalové struktury z FCC na HCP. Tato transformace bývá označována 
jako vícefázová reakce a výsledná slitina jako vícefázový materiál (odtud je odvozeno označení 
MP). Takováto struktura je na obrázku 9, kde HCP fáze je tmavá část struktury. Vzniklá HCP 
fáze se poté jeví jako destičky v zrnech FCC fáze a tím se výrazně zvyšuje pevnost slitiny. 
Přítomnost dvou rozdílných fází představuje překážku pro pohyb dislokací, což vede 
k výraznému zvýšení pevnosti slitiny. Ta může být dále zvýšena tepelným zpracováním za 
teplot v rozmezí 430 – 650 °C. Produktem je Co3Mo, které precipituje na hranicích HCP zrn a 
obě dvě fáze se současně stabilizují. Takto zpracovaný materiál dosahuje pevnosti v tahu 
přesahující 1795 MPa, což je nejvyšší hodnota ze všech slitin užívaných pro implantáty užívané 
v medicíně. Zajímavostí je také to, že i při úrovni meze kluzu přesahující 1600 Mpa je tato 
slitina stále schopna vykazovat tažnost až o 8 %. Na obrázku 10 je znázorněn vliv použitého 
zpracování odlitku na tahové vlastnosti slitiny. [9] 
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Obr. 9 Mikrostruktura ASTM F562 [12] 
 
 
Obr. 10 Vliv zpracování implantátu na jeho tahové vlastnosti [5] 
 
5.5 ASTM F563 Co-Ni-Cr-Mo-W-Fe 
Jedná se o kovanou slitinu, která se jako F562 po odlití zpracovává pro zvýšení její pevnosti. 
Toto zpracování zahrnuje tváření za studena a vystárnutí na střední, zvýšenou nebo extra 
tvrdost. Na trhu je dodávána ve formě tyčí, drátů a výkovků. Mechanické vlastnosti této slitiny 
jsou popsány v tabulce 7. [5] 
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Tab. 7 Změna mechanických vlastností ASTM F563 v závislosti na zpracování [5] 
Zpracování slitiny Mez pevnosti v tahu [MPa] Mez kluzu [MPa] 
Žíháno 600 276 
Tvářeno za studena 1000 827 
Tvářeno a vystárnuto 1310 1172 
Tvářeno a vystárnuto pro 
speciální účely 1586 1310 
 
5.6 ASTM F1058 Co-Cr-Ni-Mo-Fe 
Tato kovaná slitina je dostupná ve dvou třídách. Obě jsou na trhu k dostání ve formě drátů nebo 
plechových pásků. První třída vedená po označením UNS No. R300003 je spíš známá pod 
jménem Elgiloy. Tento materiál se oproti jiným slitinám kobaltu vyznačuje nižším modulem 
pružnosti o hodnotě 190 GPa. V medicíně je použita zejména jako materiál pro pružiny 
umělých srdcí. Druhá třída s označením UNS No. R30008 je používána pro neurochirurgii a 
vaskulární chirurgii. [5] 
6. Titan a jeho slitiny 
V současnosti asi nejpoužívanějším materiálem pro kloubní a kostní náhrady je titan. Jeho 
hlavními výhodami jsou výborná korozivzdornost, biokompatibilita a zejména nízká hmotnost. 
Hustota titanu je v porovnání s jinými běžně používanými biomateriály téměř poloviční 
(tabulka), ale i přesto se jim mechanickými a chemickými vlastnostmi vyrovnává. Nevýhodou 
titanových slitin je jejich nízká odolnost proti opotřebení. V praxi se nejčastěji využívá čistý 
titan a slitina Ti6AlV4. [9] 
Pojem čistý titan, označovaným cp-Ti, se rozděluje na čtyři různé třídy podle stopového 
množství prvků v materiálu obsaženém. Tyto prvky, jako jsou kyslík, dusík a železo, zásadně 
ovlivňující mechanické vlastnosti výsledného materiálu (viz. tabulka 8). Jejich procentuální 
zastoupení u různých tříd je ukázáno v tabulce 9. Třídy s vyšší čistotou se projevují nižší 
pevností, tvrdostí (díky přítomnosti kyslíku a dusíku) a transformační teplotou. Oproti tomu se 
s přítomností zmíněných prvků zvyšuje plasticita. [4] 
 
Tab. 8 Mechanické vlastnosti tříd čistého titanu [9] 
Třída titanu Youngův modul [GPa] Mez kluzu [MPa] 
Mez pevnosti v tahu 
[MPa] 
První třída 103 170 240 
Druhá třída 103 275 345 
Třetí třída 103 380 450 
Čtvrtá střída 104 485 550 
Tab. 9. Chemické složení tříd čistého titanu [%] [9] 
Třída titanu C O N H Fe 
První třída 0,1 0,18 0,03 0,015 0,2 
Druhá třída 0,1 0,25 0,03 0,015 0,3 
Třetí třída 0,1 0,35 0,05 0,015 0,3 
Čtvrtá třída 0,1 0,4 0,05 0,015 0,5 
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Z pohledu krystalové struktury materiálu se titanové slitiny dělí na Alfa slitiny, Beta slitiny a 
Alfa + Beta slitiny. Titan podléhá transformaci přibližně při 885 °C. Během této transformace 
probíhá změna z HCP krystalové struktury (α-fáze) na BCC krystalovou strukturu (β – fáze). 
Teplota této přeměny je závislá na přítomnosti intersticiálních prvků ve slitině. Tyto prvky se 
rozdělují podle krystalové struktury, jejíž vznik podporují α stabilizátory (kyslík, dusík, uhlík), 
které teplotu transformace zvyšují, a na β stabilizátory (vodík), které naopak teplotu 
transformace snižují. Závislost teploty transformace na koncentraci β stabilizátorů je na obrázku 
11. Dalším faktorem, který ovlivňuje teplotu transformace je přítomnost nečistot a legujících 
prvků. [5]  
 
Obr. 11 Závislost teploty transformace na koncentraci β stabilizátorů [12] 
6.1. Alfa slitiny 
Pro získání takovéto struktury slitina obsahuje stabilizátory hliník, galium nebo cín. 
Krystalová struktura této fáze je hexagonální těsně uspořádaná (HCP). Fázový diagram tohoto 
typu slitiny je na obrázku 12. Na rozdíl od zbylých tvou typů slitina sice není tepelně 
zpracovatelná, ale je svařitelná. [9] 
 
Obr. 12 Binární rovnovážný diagram titanu a alfa slitin [9] 
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Materiál vykazuje dobrou odolnost vůči creepovému porušení a nepodléhá křehnutí. Tyto 
slitiny jsou výhodné jako pro vysokoteplotní, tak i pro nízkoteplotní aplikace. Například Alfa 
slitiny s nízkým obsahem intersticiálních prvků (ELI třída) si ponechávají plasticitu a 
houževnatost i za nízkých teplot. Proto je materiál jako Ti-5Al-2,5Sn-ELI značně používán za 
takovýchto podmínek. [5] 
6.1.1 Ti-5Al-2,5Sn-ELI 
Využití této slitiny se objevuje v oblastech, kde je vyžadována průměrná pevnost v kombinaci 
s výbornou svařitelností. S rostoucím obsahem intersticiálních prvků roste mez kluzu a pevnost 
v tahu. Negativním jevem je však pokles lomové houževnatosti. Materiál se zkratkou ELI (extra 
low intersticial), označující slitiny s malým obsahem intersticiálních prvků, vykazuje výborné 
vlastnosti za kryogenních podmínek. Při teplotách dosahujících až -250 °C si stále udržuje 
dobré hodnoty pevnosti a tuhosti. Tato slitina se na trhu dodává ve formě tyčí nebo plechů. [18] 
6.2. Beta slitiny 
Beta slitiny se vyznačují BCC krystalovou strukturou. Tato struktura vzniká přidáním prvků, 
jako je molybden, tantal, vanad, niob, wolfram, chrom, železo, kobalt, nikl, měď nebo mangan. 
Tyto stabilizátory se dále dělí na dvě skupiny. [9] 
a) beta – izomorfní prvky (Mo, Ta, V, Nb a W)  (viz obr. 13) 
 
Obr. 13 Binární rovnovážný diagram titanu a beta-izomorfních prvků [9] 
 b) beta – eutektoidní prvky (Cr, Fe, Co, Ni, Cu a Mn) (viz obr. 14) 
 
Obr. 14 Binární rovnovážný diagram titanu a beta-eutektoidních prvků [9] 
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Beta slitiny se dají tepelně zpracovat a tvářet za studena. Na rozdíl od alfa slitin podléhají 
křehnutí a tudíž nejsou vhodné pro využití za nízkých teplot. Hlavní výhoda je získána pomocí 
přísadových prvků, jako jsou tantal a molybden. Tyto prvky činí slitinu více biokompatibilní, 
než je tomu u zbylých dvou fází. Naopak nevýhodou těchto slitin, v porovnání se slitinami s 
alfa + beta strukturou, je vyšší hustota, nižší odolnosti vůči creepu a nižší pružnost v tahu po 
vystárnutí. Nejrozšířenějšími zástupci tohoto typu krystalové struktury jsou Ti-Nb-Zr-Ta 
(TNZT) slitiny. [5] 
6.2.1 Ti-13Nb-13Zr 
Mechanické vlastnosti této slitiny se vyznačují nízkým modulem pružnosti, vysokou pevností, 
výbornou zpracovatelností za tepla i studena a vynikající odolností vůči korozi. Výzkumy této 
slitiny ukázaly, že její mechanické vlastnosti mohou být řízeny vhodným zpracováním. Modul 
pružnosti se poté může pohybovat v rozmezí 41 až 83 GPa a pevnost může dosahovat až 1330 
MPa. Na obrázku 15 je uveden binární diagram Ti-Nb vycházející z ternárního diagramu Ti-
Nb-Zr za předpokladu, že ve slitině je 13 % zirkonia. [19] 
 
Obr. 15 Binární rovnovážný diagram titanu a niobu [19] 
 
6.2.2 Ti-15Mo-5Zr-3Al 
Tato slitina se projevuje vysokou pevností a dobrou tvařitelností za studena. Molybden se tu 
vyskytuje pro posílení korozivzdornosti. Za stejným účelem se slitina leguje zirkoniem, které 
navíc potlačuje transformaci na martenzitickou strukturu a tím i slouží jako omezení 
martenzitickému zkřehnutí. Přítomnost hliníku dále brzdí tvorbu martenzitické fáze a ještě 
umocňuje korozivzdornost celé slitiny. [18] 
 
6.3. Alfa + Beta slitiny 
Takovéto slitiny kombinují vlastnosti obou předchozích typů a díky tomu jsou také 
nejpoužívanější. Typickým příkladem pro tyto slitiny je i nejpoužívanější biomateriál na bázi 
titanu, Ti6Al4V, u kterého hliník stabilizuje alfa fázi a vanad beta fázi. Tyto slitiny se vyznačují 
dobrou obrobitelností a vysokou pevností v tahu a jsou tepelně zpracovatelné. Na rozdíl od 
slitin tvořených pouze alfa fází mají tyto slitiny špatnou odolnost vůči creepovému porušení. 
Pokud je ve slitině přítomno více než 20% beta stabilizátorů, tak ztrácí svou svařitelnost. Jako 
stabilizátor alfa fáze se v praxi používá hliník. Jeho vliv na dosažení výsledné struktury a 
vlastností materiálu je natolik značný, že se jeho binární diagram Ti-Al uvádí jako primární 
zdroj pro další studium problematiky. (viz obr. 16) [9] 
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Obr. 16 Binární rovnovážný diagram hliník titan [13] 
V krystalové struktuře se poté objevují 2 fáze s různou krystalovou mřížkou. Alfa fáze se 
projevuje HCP mřížkou, kdežto beta fáze BCC mřížkou. Díky tomuto složení, ve kterém 
většinou převládá alfa fáze, se poté daří výhodně skloubit přednosti obou fází. 
6.3.1 Ti-6Al-4V 
Jedná se o světově nejrozšířenější slitinu titanu (až 50 % produkce). Kromě aplikací v medicíně 
má také hojné využití v leteckém, automobilovém a chemickém průmyslu. [18] 
Vyšší obsah hliníku, vanadu, kyslíku a dusíku posiluje pevnost slitiny. Naopak při nižším 
zastoupení těchto prvků se zlepšuje plasticita, lomová houževnatost a odolnost proti korozi pod 
napětím. Rozsahy v jakém se prvky v této slitině vyskytují, jsou uvedeny v tabulce 10. [18] 
Tab. 10. Chemické složení Ti-6Al-4V [18] 
Prvek Al C Fe H N O V 
% 5,5-6,75 0,04-0,1 0,15-0,4 0,012-0,015 0,012-0,05 0,1-0,2 3,5-4,5 
 
Kovaný materiál Ti6-Al-4V je běžně k dostání ve stavu označovaném jako mill-anealed. 
Tento proces zahrnuje homogenizační žíhání s následnou deformací a nakonec žíhání (viz obr. 
17). [20] 
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Obr. 17 Proces zpracování slitiny Ti-6Al-4V [20] 
Tento proces zajišťuje výhodnou kombinaci pevnosti, houževnatosti a plasticity. I po tomto 
zpracování se využívá dalšího žíhání. Například žíhání těsně nad transformační teplotou beta 
fáze nebo hluboko v pásmu alfa + beta fáze vytváří Windmastättenovu nebo lamelární strukturu 
s dobrou lomovou houževnatostí, odolností proti korozi pod napětím, creepu a šíření trhlin. 
Finální rekrystalizační žíhání pomáhá zvýšit únavové vlastnosti. [20] 
Slitiny Ti-6Al-4V mohou mít různý objemový podíl alfa a beta fáze v závislosti na tepelném 
zpracovaní a obsahu intersticiálních prvků (zejména kyslíku). Beta fáze je stabilní za pokojové 
teploty, pouze pokud je překročen obsah 15 hmotnostních % vanadu. Stejné posílení je možné 
vyvolat, když je slitina pomalu ochlazována nebo žíhána pod teplotou okolo 750 °C. Pomalu 
ochlazená slitina obsahuje až 90 objemových % alfa fáze. [18] 
Co se týče mikrostruktury, má slitina Ti-6Al-4V širokou škálu možností uspořádání obou 
přítomných fází. Toto uspořádání záleží zejména na termomechanickém zpracování výrobku. 
Tyto různé mikrostruktury alfa fáze mohou být hrubě rozděleny na lamelární, rovnoosé a 
kombinaci obou (bimodální). Obrázek 18 ukazuje různé mikrostruktury, ke kterým se dá při 
správném ochlazování dojít. [18] 
 
Obr. 18 Mikrostruktury Ti-6Al-4V [18] 
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6.3.2 Ti-6Al-7Nb 
Tato slitina byla vyvinuta jako adekvátní náhrada za Ti-6Al-4V. Vanad je zde nahrazen 
z důvodu větší biokompatibility niobem. Mimoto je niob také levnější, což ho činí zajímavějším 
z pohledu komerční sféry. Problémem vanadu jeho takřka toxicita v čistém stavu. Oxid 
vanadičitý, který se vytváří na povrchu implantátu během jeho pasivace, je termodynamicky 
nestabilní a mohou z něj být uvolňovány částice vanadu do lidského organismu, což se může 
negativně projevit na zdravotním stavu pacienta. [21] 
Chemické složení této slitiny je kromě nahrazení vanadu niobem srovnatelné se slitinou    
Ti-6Al-4V (viz tab. 11).  
Tab. 11 Chemické složení Ti-6Al-7Nb [22] 
Prvek Al Nb Fe N O 
Hmotnostní % 6,17 7,1 0,14 0,03 0,17 
 
7. Kovy s tvarovou pamětí 
Charakteristické funkční vlastnosti slitin s tvarovou pamětí jsou úzce propojeny s fázovou 
transformací, která se vyskytuje v metastabilní pevné fázi některých specifických slitin. Tato 
transformace probíhá bezdifuzně, nazývá se tedy martenzitickou a pevná fáze získaná během 
ochlazování se nazývá martenzit. Mateřská fáze, ve které transformace probíhá, je velmi často 
nazývána β fází. Teplota, během níž transformace probíhá, může být zvolena v rozmezí teplot 
mezi -150°C až 200°C. Toto rozmezí závisí na složení a mikrostruktuře slitiny, což je 
především ovlivněno termomechanickým zpracováním. [2] 
Teplota vyvolávající transformaci je charakterizována 4 mezními teplotami. Během 
ochlazování jsou to Ms a Mf (martenzit start a martenzit finiš), které indikují teploty, při kterých 
dochází k začátku a konci transformace z β fáze na martenzit. Začátek a konec reverzní 
transformace z martenzitu na β fázi značí teploty As a Af (austenit start a austenit finiš). 
Celková přeměna se popisuje hysterezí v řádu 10°C až 50°C. (viz obr. 19) [2] 
 
Obr. 19 Princip transformace vyvolané teplem u slitin s tvarovou pamětí [2] 
Martenzitická fáze však může vznikat i při teplotách nad Af a to díky mechanickému 
namáhání vzorku. Transformace na martenzit začíná po překročení kritického napětí σp-m. 
Hodnota kritického napětí σp-m je lineárně rostoucí s teplotou se začátkem v 0 na Ms. Během 
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dalšího namáhání je napětí, při kterém probíhá transformace, téměř konstantní dokud není 
materiál plně transformován. Další namáhání poté vede k elastickému zatížení martenzitu, které 
přechází v plastickou deformaci. Když je napětí uvolněno, zpětná transformace je vyvolána na 
nižší úrovni napětí. Materiál se poté označuje za superelastický. Zpětným napnutím dosahuje 
materiál prodloužení až o 8% původní délky. Vzhledem k tomu, že je tento superelastický efekt 
způsoben fázovou transformací, tak se často nazývá pseudoelasticitou, pseudoelastickým 
efektem či superelasticitou. Tento jev se dá dále dělit na lineární a nelineární superelasticitu. 
Rozdíl mezi těmito dvěma typy je znázorněn na obrázku 20. Jelikož zpětná deformace je 
vyvolána na nižší úrovni napětí, než je tomu při zatížení, a tak dochází k hysterezi analogické s 
transformací způsobenou změnou teploty. Velikost této hystereze se pohybuje v rozmezí 50 až 
300 MPa. [2, 23] 
 
Obr. 20 Typy superelastického chování za konstantní teploty [23] 
Princip superelastického efektu je názorně ukázán na obrázku 21. 
 
Obr. 21 Superelastický efekt [2] 
 
Teplotou nebo napětím vyvolaná transformace neprobíhá samostatně, proto nemůže být 
charakterizována jako samostatný efekt, a tudíž ani jako samostatná hodnota teploty nebo 
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napětí. Je důležité připomenout, že spousta materiálových charakteristik jako například 
Youngův modul pružnosti či měrný elektrický odpor se mohou během transformace drasticky 
měnit. Tyto změny mohou být využity pro specifické aplikace a jako aktuátory slitin s tvarovou 
pamětí. [2] 
Tvarová paměť se primárně dělí na jednosměrný paměťový efekt a dvousměrný paměťový 
efekt. 
7.1 Jednosměrný tvarový efekt 
U jednosměrného efektu probíhá deformace za teploty pod Mf a po ohřátí nad teplotu Af se 
vrací původní tvar. Tento proces je, jak již název napovídá, nevratný, a tudíž se po zpětném 
ochlazení nevrací těleso do deformovaného stavu. Princip tohoto jevu je vyobrazen na obrázku 
22. [2] 
 
Obr. 22 Jednosměrný paměťový efekt [2] 
7.2 Dvousměrný tvarový efekt 
U dvousměrného efektu se produkt po ochlazení opět vrací do deformovaného stavu. Pokud 
materiál projde speciálním termomechanickou úpravou takzvaným tréninkem, může být tento 
proces vyvolán spontánně pouze změnou teploty. Tento proces se provádí buďto cyklickým 
paměťovým efektem nebo prostřednictvím výskytu oddvojčatěného martenzitu, napětím 
vyvolaného martenzitického tréninku. Oba tyto přístupy vykazují značné plastické namáhání. 
Tento efekt je vyobrazen na obrázku 23. [2, 24] 
 
Obr. 23 Dvousměrný paměťový efekt [2] 
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 Pro použití v medicíně se nejnázorněji hodí obrázek 24. Zde je ukázán proces, kdy po 
deformaci za teploty Mf je materiál použit v místě, kde po ohřátí nad Af nemůže získat zpět své 
předchozí rozměry. Objevuje se tu kontaktní teplota Tc. Tato teplota se vyskytuje v rozmezí As 
a Af. Její hodnota odpovídá stavu, kdy těleso dosáhne velikosti, která odpovídá rozměrům, ve 
kterých je umístěn. Dalším zahřátím se pouze zvyšuje napětí v materiálu, které se 
prostřednictvím tělesa přenáší na okolní překážky bránící dalšímu růstu. Tento jev je využit při 
zvyšování průchodnosti ucpaných tepen a cév. [2] 
 
Obr. 24 Paměťový efekt využitý v medicíně [2] 
 
7.3 NiTi slitiny (obchodní název Nitinol) 
Slitina titanu a niklu je nejtypičtějším a také nejpoužívanějším materiálem s tvarovou pamětí 
používanou v medicíně. Jedná se o slitinu s téměř izoatomovým složením (49% atomů niklu a 
51% atomů titanu). Zahřátím martenzitické fáze probíhá transformace na beta fázi s BCC 
krystalovou strukturou. Teplota, při které probíhá tato transformace je závislá na procentuálním 
zastoupení niklu. Teplota této transformace s jeho nárůstem klesá a naopak roste mez kluzu 
slitiny. Ke snížení této teploty je možno legovat i jinými prvky jako jsou například železo nebo 
chrom. Vedle záměrně přidaných prvků se ve slitině objevují také nečistoty jako uhlík nebo 
kyslík, které mohou ovlivnit teplotu transformace a také se negativně projevit na mechanických 
vlastnostech. Proto je zde snaha o minimalizaci přítomnosti těchto prvků. [9] 
Příprava tohoto materiálu musí, díky vysoké reaktivnosti titanu, probíhat ve vakuu nebo 
inertním prostředí. Proto se používá vakuové obloukové přetavování nebo indukční tavení. [9] 
Co se týká samotné biokompatibility této slitiny, je zde problém vysokého obsahu niklu. Jak 
již bylo zmíněno u austenitických nerezových ocelí, nikl může vyvolávat prudké alergické 
reakce či dokonce působit toxicky. Důsledkem této negativní reakce organismu může být zápal 
plic, chronická rýma a zánět vedlejších nosních dutin či dokonce rakovina plic. I přes tento 
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problém je biokompatibilita slitiny stále srovnatelná s nerezovou ocelí, Co-Cr slitinami a 
dokonce i s čistým titanem. Tyto vlastnosti jsou spojeny především s výskytem pasivační vrstvy 
oxidu titaničitého. Pro získání dobré pasivační vrstvy je třeba dbát na finální úpravy, aby se 
předešlo vzniku ostrůvků čistého niklu na povrchu. [2] 
8. Povrchové úpravy 
Na rozdíl od materiálu implantátu, který zpravidla charakterizuje mechanické vlastnosti 
medicínského zařízení, povrchová vrstva ovlivňuje interakci mezi okolní živou tkání a 
implantátem. Tyto interakce většinou probíhají ve vrstvě o tloušťce menší než je 1 nm do 
hloubky povrchu. Povrchové úpravy biomateriálů dovolují změnu vlastností této vrstvy bez 
toho, aby nebyly ovlivněny mechanické vlastnosti celého implantátu. Takto upravený povrch 
má zásadní vliv na již zmíněné interakce mezi živou tkání a implantátem a tudíž je i jedním 
z nejvýraznějších faktorů  rozhodujícím o úspěchu či neúspěchu přijmutí implantátu lidským 
organismem. Pomocí řízené oxidace nebo vytvořením ochranného povlaku na kovovém 
povrchu se minimalizuje chemická reakce mezi kovem a jeho okolím, což má pozitivní dopad 
na korozivzdornost. Kromě zlepšení interakce mezi tkání a materiálem může být povrchová 
úprava provedena za účelem zlepšení mechanických vlastností povrchu implantátu jako je 
například odolnost proti opotřebení. Takovéhoto vylepšení může být dosaženo povrchovým či 
podpovrchovým legování nebo také tepelným zpracováním. Povrchovými úpravami původního 
povrchu biomateriálu se fyzickou či chemickou transformací snažíme docílit požadovaného 
chemického složení, topografie, reaktivity, biokompatibility, hydrofilnosti či jiných změn. [9] 
Vzhledem k tomu, že úpravy povrchu medicínských implantátů vedoucí ke zlepšení nebo 
optimalizaci vlastností biomateriálů mají být využitelné ve větším měřítku, je zde snaha o 
technickou jednoduchost, masivnost a ekonomickou výhodnost tak, aby mohli být plynule 
zařazeny do průmyslové výroby. Tyto techniky zahrnují zejména pasivaci, anodizaci, leptání, 
nanášení povlaků a sterilizaci. Přestože je mnoho různých přístupů ke zpracování povrchu 
materiálů, povrchové úpravy se dělí primárně do dvou kategorií a to jsou subtraktivní úpravy a 
aditivní úpravy. [9] 
 
8.1. Subtraktivní úpravy 
Subtraktivní úpravy povrchu se vztahují ke změně na povrchu v důsledku odstranění povrchové 
vrstvy. Tyto modifikace jsou také známy jako „fyzické“ úpravy. Prostředky k dosažení 
subtraktivní povrchové úpravy jsou tryskání a plazmové ošetření. [9] 
8.1.1 Tryskání 
Tato technika se běžně používá pro přípravu povrchu materiálu na další zpracování, čištění 
nebo finišování povrchu. Používá se například takzvané balotinování, což je proces vedoucí ke 
zvýšení pevnosti a odolnosti, při kterém dochází ke vzniku tlakových napětí na povrchu 
materiálu. V případě medicínských zařízení je tryskání prováděno k odstranění nečistot 
z povrchu, zdrsnění povrchu implantátu pro zvětšení plochy jeho povrchu, vylepšení interakcí 
mezi buňkami a biomateriálem a zlepšení adheze povlaku na povrchu implantátu. Procesů 
tryskání je celá řada (např. vodní, pískové nebo korálkové tryskání) a se nejčastěji provádí 
mikro-tryskání (také označováno jako pencil blasting). [9] 
8.1.2 Plazmová modifikace povrchu 
Zde probíhá ošetření povrchu materiálu plazmovým výbojem. Principem je vytvoření vysokého 
náboje mezi anodou a ošetřovaným materiálem, který zde figuruje jako katoda. Tímto 
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způsobem se dá povrch očistit, zdrsnit nebo se na něj dá nanést tenká vrstva. Například se dá 
takto ošetřit povrch titanu a tím vytvořit tenkou vrstvu oxidu titaničitého. [9] 
8.2. Aditivní úpravy 
Aditivní úpravy se zabývají nanášením tenkých povlaků na povrch implantátu.  
8.2.1 Žárové nástřiky 
Jedná se o základní komerčně přijatou metody pro nanášení hydroxyapatitu na titan. Tloušťka 
vrstvy vytvořené žárovým nástřikem se u medicínských implantátů pohybuje v rozmezí 30 až 
120 μm. Samotný proces je zajištěn pomocí elektrického tepelného zdroje plazmového plamene 
nebo chemického tepleného zdroje pro z důvodu roztavení práškových částic. Další potřebným 
prvkem je nosné médium. To bývá plyn nebo kapalina vytvářející proud plazmy nebo plamen. 
Jako nosný plyn může být použit dusík, argon, helium, vodík nebo kombinace těchto plynů. 
Poslední důležitou součástí je mechanismus, který dodává částice k tepelnému zdroji. Na 
obrázku 25 je zobrazen příklad takového mechanismu. Prášek přiváděn přímo do plazmového 
plamene a je urychlován k povrchu implantátu jako částečné natavené částice. [9] 
 
Obr. 25 Princip tvorby žárového nástřiku [9] 
8.2.2 Fyzikální depozice z plynné fáze (PVD) 
Jedná se o proces vyvolaný přesunem materiálu na atomové úrovni ve vakuové komoře. Při 
tomto procesu dochází díky odpařování k ukládání tenké vrstvy na substrát. [9] 
Během odpařování se materiál, který má být deponován na povrch substrátu, převádí na páru 
pomocí fyzikálních mechanizmů. Těmi jsou paprsky urychlených, vysokoenergetických 
elektronů nebo iontů. Použití těchto paprsků způsobí odpaření nebo odprášení a jeho nanesení 
na povrch substrátu V závislosti na plynu použitého v tomto procesu mohou 
odpařené/odprášené atomy během přesunu reagovat s plyny jako je kyslík, dusík nebo metan. 
Při použití vzácných plynů k žádné reakci nedochází. Nejčastěji používané metody jsou 
napařování, naprašování a iontové plátování. [9] 
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8.2.3 Chemická depozice s plynné fáze (CVD) 
Tento proces může být u biomateriálů použit pro vytvoření diamantových a diamantu 
podobných uhlíkových povlaků. V podstatě je tento proces extrémně univerzální a může být 
použit pro depozici téměř všech kovových nebo keramických materiálů. Při chemickém 
napařování je použito tepelné energie k ohřevu plynů v  komoře a spuštění reakce. Tato teplota 
během procesu je minimálně 1000°C. Celý proces se dá shrnout do 5 kroků. Prvním je uvedení 
plynných reaktantů do vakuové nebo reakční komory za pokojové teploty. Plynný reaktant je 
směsí prekurzorů a nosných plynů. Dalším krokem je přesun reaktantů k ohřátému substrátu, 
který je v dalším kroku absorbuje. Vysoká teplota následně umožňuje plynným reaktantům 
vytvořit na povrchu substrátu povlak. Celý proces končí odvedením plynných vedlejších 
produktů z reakční komory. [9] 
9. Srovnání a aplikace 
Aplikace biomateriálů se rozlišuje podle několika parametrů. Za první z nich bych označil, 
zdali je materiál uložen dočasně nebo permanentně. Z tohoto pohledu se jako nejméně 
vhodným materiálem zdá takový, který nejsnáze podléhá korozi a má nejmenší 
biokompatibilitu. Z uvedených slitin se takovéto označení nejvíce hodí k nerezovým ocelím, 
které se proto hodí k dočasnému použití jako třeba šrouby a destičky pro kosti nebo dráty při 
podpoře hojení zlomenin.  
Pro permanentní aplikace jako jsou kloubní a kosterní náhrady se tedy spíše hodí slitiny na 
bázi titanu nebo kobalt chromové slitiny. Zde se dostáváme k mechanickým vlastnostem. U 
kloubních a kosterních náhrad je stěžejní, aby Youngův modul implantátu byl co nejbližší 
vlastnostem původní kortikální kosti. Je to nutné pro správné přenášení sil na zbytek kosterní 
soustavy. Za těchto podmínek se nejlepším řešením ukazuje hořčík, který má však 
biodegradabilní vlastnosti. Jeho malá korozivzdornost je sice k užitku u dočasných aplikací, ale 
pro permanentní aplikace nevhodná. Dalším i v pořadí jsou slitiny titanu. Ty mají z konvenčně 
používaných materiálů, pro dlouhodobé použití, Youngův modul pružnosti nejblíže kortikální 
kosti. Svými antikorozními vlastnostmi a biokompatibilitou se také jeví jako nejlepší řešení. 
Proto je materiál na bázi titanu nejčastěji používán pro tyto aplikace. Jediným neduhem je jeho 
špatná odolnost vůči otěru. Tím je znemožněno použití titanových slitin jako hlavice kloubních 
náhrad. Ty tedy mohou být vyrobeny z kobalt-chromových slitin nebo z keramických materiálů, 
které mají daleko lepší třecí vlastnosti.  
Další důležitou vlastností kosterních náhrad je struktura povrchu. Je nutné, aby povrch byl 
pórovitý pro co nejlepší napojení na biologický organismus. Pórovitost a vylepšení 
korozivzdornosti zajišťují povrchové úpravy jako třeba vytvoření hydroxyapatitového povlaku 
pomocí PVD. [9] 
U dentálních aplikací je dominantním prvkem titan a jeho slitiny. Z důvodu osazení umělých 
kořenů zubů do kostí je kladen velký důraz a osseointergraci (spojení kosti s implantátem). To 
se opět zajišťuje vhodnou povrchovou úpravou jako je plazmové oprášení k uložení čistého 
titanu a hydroxyapatitu. Osteokonduktivní vlastnosti hydroxyapatitu zajišťují rychlé zformování 
kosti kolem implantátu a tím jeho ukotvení. [9] 
 V kardiologii je největší zřetel brán na kardiovaskulární steny. Pro tyto nástroje se používá 
jak nerezové oceli 316L, tak i kobalt-chromových slitin a hlavně NiTi slitin. Porovnáme-li 
ocelové steny s kobalt-chromovými, tak je dojdeme k závěru, že druhé jmenované mají 
výhodou ve své vyšší pevnosti, což jim dovoluje být tenčí. [9] 
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10. Závěr 
Ve své bakalářské práci jsem se snažil představit nejčastěji používané biomateriály a poté jim 
přiřadit nejvhodnější aplikace na základě jejich vlastností. I přes prudký rozvoj materiálů na 
bázi plastů a keramiky, mají kovy v tomto oboru stále dominantní postavení. Je však otázkou, 
jak dlouho tomu ještě tak bude.  
Výzkumy na poli klonování a kmenových buněk mohou v budoucnu přinést technologie, 
které umožní vytvořit náhradu přesně navrženou pro individuální potřeby každého jedince. To 
je však stále jen vize, která se v dohledné době nejspíš nestane běžnou realitou. Mezitím má 
výzkum biomateriálů na bázi kovů stále smysl. Zejména v oblasti bioaktivních a 
biodegradabilních materiálů je velký potenciál. 
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